























Nowadays,  there  is  a  huge  concern  to  develop  and  explore  methods  able  to 
detect physiological parameters that indicate hazards or health problems. In the case of 
cardiovascular  disease,  leading  cause  of  death  in  developed  countries,  the  arterial 
stiffness  is  the main risk  factor. The pulse­wave velocity (PWV),  i.e.  the velocity with 





In particular  the double probe, whose great potential  is  the determination of PWV.  In 













No  mundo  actual,  há  uma  enorme  preocupação  em  desenvolver  e  explorar 
métodos capazes de detectar parâmetros fisiológicos que indiciem riscos ou problemas 
de  saúde. No  caso  das  doenças  cardiovasculares,  principal  causa  de morte  nos  países 
desenvolvidos, a rigidez arterial é o principal  factor de risco. A velocidade de onda de 
pulso (VOP), ou seja, a velocidade com que a onda de pressão se propaga ao longo de 
uma  artéria,  é  considerada  o  método  padrão  para  avaliar  a  rigidez  arterial.  Os 
equipamentos  que  se  encontram  disponíveis  no  mercado  são  muito  dispendiosos, 
difíceis de operar e com limitações. 
Este  projecto  de  investigação  centrou­se  no  desenvolvimento  de novas  sondas, 
baseadas  em  sensores  piezoeléctricos,  capazes  de  permitir  o  acesso  a  diferentes 
parâmetros hemodinâmicos de forma simples e não­invasiva, em especial a sonda dupla, 
cujo grande potencial seria o cálculo da VOP. Foram construídas duas bancadas de teste 
que  reproduzem  as  propriedades  do  sistema  cardiovascular,  e  que  permitiram  a 
caracterização dos sensores e validação dos algoritmos desenvolvidos. 
As  sondas  criadas  permitem  obter  a  onda  de  pressão  original  através  do 
algoritmo de Desconvolução. Para a sonda dupla, demonstrou­se que esta tem resolução 
temporal para os estudos da VOP. 
O  presente  trabalho  pretende  descrever  aspectos  ligados  à  arquitectura  das 
sondas, as diferentes versões exploradas, os algoritmos criados e os resultados obtidos. 
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to  develop  new  sensors  and  algorithms  to  access  the  hemodynamic  parameters,  non­ 
invasive and low cost. 
Arterial stiffness can be assessed by the measurement of the pulse wave velocity, 
i.e.,  the  velocity  at  which  the  pressure  wave  propagates  along  an  artery.  PWV 
measurement  is  universally  accepted  as  the  most  simple,  non  invasive,  robust  and 
reproducible  method  to  determine  arterial  stiffness.  In  fact,  the  aortic  PWV 
measurement is considered as the ‘gold  standard’ since aorta and its first branches are 
responsible for most of the pathophysiological effects of arterial stiffness. [19] 
At  present,  several  commercial  devices  are  available,  that  provide  automated 
measurement  of  aortic  PWV.  The  two  systems  in  common  use  are  the  Complior® 
(Colson) and the Sphygmocor® (AtCor), based in piezoelectric (PZ) sensors and arterial 
tonometry,  respectively.  Although  these  devices  are  based  in  different  sensor 
technologies, they are both extremely expensive. 
This work tries to bring a new concept of probes for the determination of PWV, 
based on piezoelectric  sensors,  low cost,  easy  to operate, high precision and accurate. 
The probes together with the adequate software analysis tool, information carried in the 






of  hemodynamic parameters,  i.e.  it  pretendes  to create  low  cost,  accurate  and  easy  to 
operate  sensors,  and  the  algorithms  for  the  signal­processing.  For  validation  and 







research  named  Hemodynamic  Parameters.  The  following  table  provides  a  brief 




















































Chapter  4  –  Test  Bench:  description  of  the  benches  test  created  for  the 
characterization  of  sensors,  validation  of  algorithms,  and  studies  to  understand  the 
phenomena of wave propagation; 
Chapter  5  –  Characterization  of  probes:  characterization  of  sensors  for  each 
probe  and  application  the  algorithm  Deconvolution  of  the  signals  obtained  in  the 
benches test. 
Chapter 6 – Double Probe: studies with a double probe for the characterization 
of  this  type  of  probe  and  analysis  of  algorithms  developed  to  prove  the  temporal 
resolution. 






The  basic  fundamentals  of  this work  are  very  different  sciences:  medicine 








role  on  respiration,  nutrition,  removal  of  wastes  and  poisons,  and  several  other  body 
processes.  This  system  is  made  up  of  vessels  and  muscles  that  help  and  control  the 
blood flow  around  the  body. This  process  is  called  circulation. The main  parts  of  the 
system are the heart, arteries, capillaries and veins. 
Cardiac cycle
The  cardiac  cycle  can  be  subdivided  into  two  major  phases,  the  systolic 
phase  and  the  diastolic  phase.  Systole  occurs  when  the  heart’s  ventricles  contract. 
Therefore,  systole  results  in  the  highest  pressure  within  the  systemic  and  pulmonary 








The blood  enters  in  the  right  auricle,  passes  through  the  tricuspid  valve  into  the  right 
ventricle. It then goes to the lungs, through the pulmonary artery to receive  oxygen and 
blood,  flowing back  to  the  left  side of  the heart  to be pumped  to  the  rest of  the body. 
This segment, which involves the lungs, is named the pulmonary circuit. 
The  oxygenated  blood  returns  to  the  left  side  of  the  heart  drived  by  the 








action  comes  from  an  intrinsic  electrical  conduction  system  (figure  2).  An  electrical 
stimulus  is  generated  by  the  sinus  node,  which  is  a  small  mass  of  specialized  tissue 
located in the right atrium of the heart. The sinus node generates an electrical stimulus 




On  the  systole  (period of  contraction),  blood  leaves  the  heart  from  the  left 













pulmonary  arteries,  which  carry  deoxygenated  blood  to  the  lungs,  all  arteries  carry 
oxygenated  blood.  Arteries  receive  blood  under  high  pressure  from  the  ventricles. 
Therefore,  they  must  be  able  to  stretch  each  time  the  heart  beats,  without  collapsing 
under  the  increased pressure.  The walls  of  arteries  consist of  three  layers,  namely,  an 
outer  layer,  a  thick middle  layer and an  inner  layer. The outer  layer consists of white 
fibrous connective tissue which merges to the outside with the loose connective tissue in 
which  artery  is  found.  This  helps  to  anchor  the  arteries  because  the  heart  pumps  the 
blood  through  the  arteries  at  great  pressure. The  thick middle  layer  consists of  elastic 
connective tissue and involuntary muscle tissue. This  layer  is supplied with two sets of 
nerves: one stimulating the muscles to relax, so that the artery is allowed to widen, and 
the  other  one  causing  the  circular  muscles  to  contract,  making  the  artery  become 
narrower.  The  inner  layer  of  endothelium  consists  of  flat  epithelial  cells  which  are 
packed closely together and which are continuous with the endocardium (layer of tissue 
that  lines  the  chambers  of  the  heart).  The  flat  cells  smooth  the  inside  lining  of  the 
arteries to limit friction between the blood and the lining to a minimum. 
Veins  carry  deoxygenated  blood  from  the  organs  and  tissues  back  to  the 
heart. The pulmonary  veins  carry  oxygenated blood  from  the  lungs  to  the  left  atrium, 
veins  also  carry  waste  products  away  from  the  organs  and  tissues,  while  the  veins 
associated with the small intestine carry digested food via the liver to the inferior caval 
vein. 






Large  artery  stiffness  represents  the  dynamic  force  opposing  ejection  (also  called 
impedance),  if  low,  it  helps  in  ejection. The higher  the  stiffness,  the  less  efficient  the 
diastolic  facilitation  of  ejection.  Arterial  stiffness  is  an  alteration  of  the  arterial  wall 
properties with multiple causes,  some of which are ageing, diabetes, hypertension and 
medial calcification. 
Windkessel  theory  treats  the  circulation  as  a  central  elastic  reservoir  (the 
large arteries),  into which the heart pumps, and from which blood travels to the tissues 
through  relatively  nonelastic  conduits  (peripheral  arteries).  The  elasticity  of  the 




cause  of  death  in  developed  countries  duh  and  one  of  the  top  five  causes  in  lesser­ 
developed  countries.  Diseases  of  the  cardiovascular  system  include  those  that 
compromise  the  pumping  ability  of  the  heart,  cause  failure  of  its  valves,  or  result  in 
narrowing  or  hardening  its  arteries.  In  addition,  toxins  and  infectious  agents  may 
damage  the  heart  and  blood  vessels.  Injury  or  failure  of  the  cardiovascular  system, 
especially the heart, will also affect the peripheral tissues that depend on the delivery of 
nutrients and the removal of wastes through the blood vascular system. CVD is a family 




It  is  recorded as two  figures:  the systolic pressure over  the diastolic pressure. Systolic 
pressure is the pressure as the heart beats, while diastolic pressure measures the pressure 
when the heart relaxes between beats. 
Blood  pressure  is  normally  measured  at  the  brachial  artery  with  a 
sphygmomanometer  (pressure  cuff)  in  millimetres  of mercury  (mm Hg)  and  given  as 
systolic over diastolic pressure. Normal blood pressure is less than 140 mm Hg systolic 
and  less  than 90 mm Hg diastolic—usually  expressed as  "140 over 90." [5] However, 
the  normal  for  an  individual  varies  according  to  the  height, weight,  fitness  level,  age, 
and health of a person. Blood pressure is normally maintained within narrow limits, but 
it  can  drop  during  sleep  or  increase  during  exercise.  Hypertension,  or  high  blood 
pressure, occurs when the force of blood passing through blood vessels is above normal. 
The increase in pressure forces the blood to hit the blood vessel walls. Hypertension is 





Arteriosclerosis  is  a  general  term  for  a  number  of  diseases  in  which  the 
arterial  walls  become  thickened  and  loses  elasticity.  Some  hardening  of  arteries 
normally occurs when people grow older. Any vessel  in  the body may be affected by 
atherosclerosis;  however,  the  aorta  and  the  coronary,  carotid  and  iliac  arteries  are  the 
most frequently affected. Atherosclerosis is a type of arteriosclerosis. It comes from the 
Greek words athero (meaning gruel or paste) and sclerosis (hardness). This is a systemic 
disease  which  involves  a  tunica  intima  of  bigger  arteries.  It  involves  deposits  of  fat 
substances, cholesterol, macrophage cells, cellular waste products, calcium and fibrin (a 
clotting material  in  the blood)  in  the  inner  lining of an artery (figure 4). The build­up 
that results is called plaque. [2] [3] 
Figure 4 – The gradual process of arteriosclerosis. [24] 
Coronary Artery Disease 
Coronary artery disease (CAD) refers to any of the conditions that affect the 
coronary arteries and  reduces blood  flow and nutrients  to  the heart. Atherosclerosis  is 
the  primary  cause  of  CAD.  Controlled  risk  factors  associated  with  CAD  include 
hypertension,  cigarette  smoking,  elevated  blood  lipids  (e.g.,  cholesterol,  triglyceride) 
and  low  levels of HDL, a high­fat diet (especially saturated fats and trans­fatty acids), 





receive  sufficient  oxygen­rich  blood  through  blood  vessels  or  when  a  blood  vessel 
bursts.  A  stroke  may  result  from  blockage  of  the  blood  vessels  due  to  a  blood  clot 






along  of  circular  system. The wave  detected  in  carotid  has  one  systolic  peak  (A)  and 
some  interference  of  the  different  factors  (figure  5a).  One  of  them  is  originated  by 
bifurcation of vessel, in the femoral,(figure 5b) part of component suffer reflections and 
originated the backward wave that  is going to add and  increase the  forward wave (B). 
The downward deflection observed on the downstroke of an arterial pressure waveform 













waves  arrive  in  the  aorta,  in  the  late  systole.  With  ageing  and/or  hypertension,  the 
magnitude and speed of the reflected waves increase, and they add to the forward wave 
in the early systole. [7] 




The  pressure  waveform  changes  from  person  to  person,  varies  along  the 
arterial  tree  (figure  6a),  and  it  is  age­dependent  (figure  6b). An  influence  of  vascular 
aging on the contour of  the peripheral pressure and volume pulse  in  the upper  limb  is 
also well recognized. In part, this change  in pulse contour may be due to an  increased 
large­artery stiffness, with an increase in pulse wave velocity decreasing the time taken 
for  pressure  waves  reflected  from  the  periphery  of  the  circulation  (mainly  from  the 








Amendments  to  the  carotid  pulse  may  represent  specific  cardiovascular 
changes.  Therefore,  cardiac  pulse  shape  analysis  can  provide  information  on  the 










and  forward  and  backward  waves.  With  age  or  atherosclerotic  PWV  and  AI  are 
increased,  peripheral  resistance  and  arterial  compliance  are  decreased,  and  wave 
reflections  are  enhanced.  We  found  that  the  initial  decreased  of  carotid  velocity  is 
caused  by  peripheral  reflections,  and  that  increased  of  velocity  in  the  aortic  arch  in 






PWV  is  a  measure  of  regional  arterial  stiffness  of  the  arterial  territory 
between the two measurement sites. This parameter is related to the elastic modulus (E ) 
of  the  arterial  wall  (which  represents  the  intrinsic  wall  stiffness),  and  the  arterial 
geometry (thickness: h and radius: R) and blood density (ρ). The  first relationship was 
formulated by Moens and Korteweg and expresses: 
) 2 / ( r R Eh PWV =  (1) 
Later  on,  Bramwell  and Hill  described  the  association  in  terms  of  relative  change  in 
volume (DV/V) and pressure (DP) during ex vivo experiments: 
) / ( r × D × D =  V P P PWV  (2) 
It  is  to  be  noticed  that  PWV  is  a  direct  measurement  of  arterial  stiffness 
since  it  is  the  square  value  of  inverse  of distensibility.  In  this  aspect,  it  differentiates 
itself  from  indirect  methods  based  on  the  models  of  circulation.  The  assessment  of 
PWV  involves  measurement  of  two  quantities:  transit  time  (ΔT)  of  the  arterial pulse 















One  of  the  most  useful  parameters  of  pressure  wave  analysis  is  the 
augmentation index, which measures the interaction of the forward pressure wave with 




The  timing of  the  reflected wave can  be determined by measuring  the time 
interval  between  the  basis  of  the  pressure  wave  and  the  inflection  point.  This  point 
occurs  at  the  beginning  of  the  secondary  pressure  rise  (the  reflected  wave)  and 
represents  the  time of  travel of  the pressure wave  from  the heart  to  the periphery and 
back. The PP  is  the central pressure pulse and ΔP  is  the difference  between  the early 
and  late pressure peaks,  i.e.  the systolic wave and the reflected wave (at the  inflection 
point).  The  augmentation  index,  defined  as  the  ratio  of ΔP/PP. With  ageing,  arterial 









The  SphygmoCor®  system  is  a  non­invasive  diagnostic  technology  that 
enables  pulse­wave  analysis  of  the  central  ascending  aortic  pressure  wave.  The 
SphygmoCor® system allows a peripheral arterial pressure waveform to be obtained by 
applying  an  arterial  applanation  tonometer  to  the  wrist.  The  tonometer  partially 
compresses  the  radial  artery  and  records  a  pressure wave over  several  cardiac  cycles. 
This  pressure  wave  is  calibrated  to  brachial  cuff  blood  pressure  measurements.  The 
averaged peripheral waveform is then converted to an ascending aortic waveform using 
a  generalised  mathematical  transfer  function.  The  data  collection  screen  allows  the 
operator to see the peripheral signal and displays the last 10 seconds of data. 
Figure 11 –Applanation tonometry, and radial artery pressure waveform recordings. [26] 
There  are  three  registered  SphygmoCor®  systems  on  the market;  all  are  listed 
with  the  Therapeutic  Goods  Administration  (TGA)  on  the  Australian  Registry  of 
Therapeutic Goods  under  the  listing  number L64615. These  systems  are  approved  for 
marketing  in  Australia,  the  United  States  of  America,  the  European  Union,  Korea, 
China and Japan. The SphygmoCor Px system  is a non­invasive method of measuring 
peripheral  arterial  pressure  waveforms  that,  through  the  use  of  a  validated  transfer 
function,  allows  calculation  of  the  ascending  aortic  pressure  waveform.  The 
SphygmoCor Mx system measures radial waveforms and provides a real­time method of 
deriving  aortic  pressure  waveforms.  The  SphygmoCor  Vx  system  uses  an 
electrocardiogram  (ECG)  in  combination  with  a  tonometer  to  measure  the  pressure 
waveform sequentially at two peripheral artery sites. [10] 
The  Complior®  is  produced  by  Artech  Medical  (Pantin,  France).  This  device 
measures pulse wave velocity by placing two small recording transducers on top of the 
skin  (figure  12).  For  this  it  uses  four  piezoelectric  pressure  sensors  (carotid,  radial, 
femoral, and distal) for simultaneous arterial waveformmeasurement. The sensors allow 





clinical  information.  Those  are  carotid­radial  (upper  extremity  arterial  stiffness), 
brachial­radial  (forearm arterial  stiffness),  and  femorotibial  (lower  extremity  arterial 
stiffness).   The Complior®  calculates  the time  it  takes  for  the pulse wave  to  travel  the 






pulse  propagation  time.  The  SphygmoCor  device  uses  an  arterial  tonometer  for 
recording  pressure  waveforms.  Propagation  time  is  measured  from  the  foot  of  the 
carotid  waveform  to  that  of  the  femoral  waveform  using  sequential  recordings 
referenced  to  the  ECG  (Figure  13  a).  In  the  Complior  system,  carotid  and  femoral 










differences  in  pulse  wave  velocity  obtained  using  the  two  devices  are  attributable  to 
differences  in  calculating  traveled  distance.  [17]  The  main  differences  for  these  two 
devices are summarized in the next table. 
Table II – Comparison of commercial devices that measure PWV [18] 




























The  word  piezo  comes  from  the  Greek  word  piezein,  meaning  to  press  or 
squeeze. Piezoelectricity refers  to the generation of electricity or of electric polarity  in 
dielectric crystals when subjected to mechanical stress and conversely, the generation of 
stress  in  such  crystals  in  response  to  an  applied  voltage.  In  1880,  the  Curie  brothers 
found  that  quartz  changed  its  dimensions  when  subjected  to  an  electrical  field  and 
generated electrical charge when pressure was applied. [15] 
Figure 14­ Structure of crystal piezoelectric. [31] 
Each crystal cell has an electric dipole,  and  the cells are oriented such  that  the 
electric  dipoles  are  aligned  (figure  14).  Again,  this  results  in  excess  surface  charge 
which  attracts  free  charges  from  the  surrounding  atmosphere  making  the  crystal 
electrically  neutral.  If  a  sufficient  force  is  applied  to  the  piezoelectric  crystal,  a 
deformation will  take place. This deformation disrupts  the orientation of  the electrical 





sandwich  the  crystal, making  a  capacitor. As mentioned previously,  an  external  force 
causing  a  deformation  on  the  crystal  results  in  a  charge  which  is  a  function  of  the 
applied force. In its operating region, a greater force will result in more surface charge. 
This charge results in a voltage 




depends  on  the  device’s  piezoelectric  constant. The  capacitance  is  determined  by  the 





The  external  electrodes  and  the  charge  arrangement  within  the  piezo  material 
give the piezo element a capacitance, Cp. As a result  the equivalent circuit  for a piezo 






This  chapter  starts  by  addressing  the  work  that  was  done  previously,  in  the 
instrumentation area.  It  also  introduces the developed main tool  for  signal processing, 
the PZ PulScope. 
3.1 ­ Introduction 
The  piezo  sensors  have  been  widely  exploited,  however,  in  the  form  of  little 
functional probes. At the beginning of this project, had been thoughtful new settings for 
both the single probe and for the double probe. 
With  the  probes  based on  piezoelectric  sensors  it  could  be  easily  captured  the 
pressure wave  in  a  human  carotid  artery.  By means  of  the  impulse  response  of  each 
sensor, the deconvolution based algorithms allowed to find a pressure wave through the 

















The  Double  probe  consists  of  two  dual  piezoelectric  sensors  that  distance 


















The  circuit  is  designed  to  amplify  the  signals  originated  by  the  hemodynamic 
probes and to convey them to a data acquisition module. 
The  main  functions  of  this  circuit  are:  piezo  probe  amplifier,  3  axis 
accelerometer  amplifiers,  respiration  detector  and  power  supply.  The  circuit  also 
supports an external switch intended to start the acquisition or the logging of signals. [33] 
3.2.2.2 ­ DAQ Module 
The DAQ module used  in  the acquisition unit  is  the NI USB­6210©. It has 16 
analog inputs and can sample up to 250KSpss. 

















In  the  case  of  data  collected  in  the  test  bench,  the  procedure  will  begin  by 
defining  the  attributes  of  the  task  in  this  situation  are  purchased  the  channels  of  the 
sensor  in  question,  the  two  pressure  sensors,  and  the  signal  generated  at Agilent,  the 




The  acquired  data  are  then  processed  and  analyzed  in  Matlab.  The  most 
important  algorithms  developed  are  explained  below  in  a  brief  outline  by  block 
diagrams.
3.3.2.1 – General Algorithm 
The  algorithm used  for  signals  collected  in  the  test  bench or  in  human  carotid 
was deconvolution. In order to achieve the original pressure wave signal,  it  is essential 
to  know  the  impulse  response  of  the  sensor,  so  that  it  can  be  deconvolved  with  the 
output of piezoelectric sensor. 


































































the  sensor  [14] ,  but  it  requires  sensor  characterization.  That  is  to  say  their  impulse 
response determination. 
The various algorithms developed  for  the calculation of  the PTT and the study 
done for the results obtained by each, allowed us to choose the most reliable, that is to 
say the one that could be taken as the "gold standard". 











A  test  system  capable  of  replicating  some  of  the  basic  properties  of  the 


















The dynamic pressure wave  is generated at  the other extremity of  the  tube, by 
the  combination  of  an  actuator  and  a  high  voltage  power  driver. A  rubber membrane 
interface terminates the tube at this end. 
The  stroke  of  actuator  is  a  70  µm  (Piezomechanik,  PSt­HD200/10/45  VS  15) 
driven  by  a  power  switcher  (Piezomechanik,  HVP200/50)  controlled  by  an  Agilent 
33220A  arbitrary waveform  generator  that  also  delivers  the  synchronizing  signal  that 










The  oscilloscope  placed  in  the  assembly,  shows  the  signals  from  the  sensor, 





















Figure 27 – Propagation of wave in the tube and its reflection. Peak detection and dashed lines support 
discussion developed (see text). 
The mesh  of  the  data  acquired  by  the  PZ  sensor  enabled  to  see  that  there  are 
reflected  in  the  end  of  tube.  Furthermore,  the  scanning  of  the  signal  along  the  tube 
allowed to determination the velocities within the tube, as the figure can know for sure 
that  the  distances  to  points  of  reflection  and  timings  of  these.  The  lines  converge 
precisely  in the physical reflection site  located at 6 cm of the end of  the  flexible tube. 
Likewise, the longitudinal and transversal components cross together in the point where 














waves  will  add  to  the  received  signal,  preventing  the  acquisition  of  waves  free  of 
reflections.  In  parallel,  the  actuator  used  in  this  assembly  was  not  linear,  and  only 
allowed  the  generation  of Dirac  pulses  necessary  for  the  characterization  of  sensors, 
which  as  shall  see  further  ahead,  it  is  experimentally  difficult  to  find  the  impulse 
response by this method. 
Consequently and  in order  to explore other pulse widths  it was  required  for an 
assembly with  a  larger  tube,  and  a  linear  actuator. This  actuator  could  be  capable  of 
generating waves of different shapes and different pulse widths, and that could execute 
sweeps  in  frequency, allowing a characterization more efficient use of our  sensors.  In 










The  test  bench  has  an  actuator  with  700  µm  of  stroke  (Physik  Instrumente 
GmbH,  P­287)  connected  to  the  high­voltage  linear  amplifier  (Physik  Instrumente 
GmbH,  E­508).  This  configuration  is  controlled  by  an  Agilent  33220A  arbitrary 






























waves  that produce that produce better  results  in  terms of detection of  the signal,  and 


































suffer  attenuation.  By  the  data  collected  can  determine  the  locations  of  reflection  of 
waves,  the  ends  of  the  tube  and  the  velocity of  propagation  of  pressure wave,  by  the 
time of arrival of the first component of the wave at the end of the tube. 



























pressure wave  in  the  tube was  known  for  different  values  of  pressure DC,  algorithms 
were developed based on the values acquired by pressure sensors. 
Generate  Gaussian  waves,  this  wave  was  chosen  for  not  present  the 
discontinuities. Generated pressure waves with different widths and acquired the signals 
from  two  sensors  of  pressure  and  the  signal  generated  by Agilent.  All  the  algorithms 
developed were intended to calculate the time delay between the generated signal or the 
signal of the first pressure sensor, and signal detected by the pressure sensor at the end 
of  the  tube.  The  distance  considered  in  all  cases  is  2.06  meters.  For  this  study,  we 
maintained  the  pressure  DC,  so  we  could  see  that  the  pulse  widths  for  which  our 
algorithms would be valid, since  for very  large pulse width,  the signal detected by the 





















Figure 35 – Detection of the value of the abscissa to the threshold set. Signal of the actuator and 
the pressure sensor, for a Gaussian wave of 50ms. 
4.  Maximum of wave ­ actuator and last pressure sensor 
The  PTT  is  calculated  by  the  difference  between  the  maximum  signal  of  the 
actuator and the maximum of the signal of the pressure sensor at the end of the tube. 





In  signal  processing  ,  cross­correlation  is  a  measure  of  similarity  of  two 
waveforms as a function of a time­lag applied to one of  them. The cross­correlation  is 
similar  in  nature  to  the convolution of  two  functions.  Whereas  convolution  involves 
reversing  a  signal,  then  shifting  it  and multiplying  by  another  signal,  correlation  only 
involves shifting it and multiplying (no reversing). 
5.  Cross correlation ­ two pressure sensors on unfiltered 
To signals  from  sensors, pressure  is applied  the algorithm of cross correlation, 
without any filtering. 































The  transit  time  of  the  wave  of  pressure  is  calculated  from  the  signals  of 
pressure sensors, which are filtered by the moving average of 50 points. 

















For  the  calculation  of  PTT,  using  the  signal  from  the  actuator  and  the 
differentiation of signal pressure sensor of the end of the tube. In this case the signals do 
not suffer any filtering. 



















With  the  algorithms  were  developed  to  calculate  the  transit  times  and  their 
velocities for different pulse widths, keeping the pressure constant DC. It always wave 
Gaussian  pulse  width  of  very  small  because  the  algorithms  developed,  based  on  the 
































10  0.1009  20,4203  0.1092  18,8645  0.1009  20,4203  0.1086  18,9617 
20  0.0999  20,6165  0.1092  18,8645  0.0999  20,6165  0.1059  19,4486 
30  0.1017  20,2596  0.1106  18,6189  0.1017  20,2596  0.1035  19,8995 
40  0.1038  19,8535  0.1106  18,6189  0.1038  19,8535  0.1017  20,2596 
50  0.1047  19,6715  0.1118  18,4192  0.1042  19,7773  0.0997  20,6661 
60  0.1066  19,3173  0.1122  18,3666  0.1052  19,5817  0.0976  21,1066 
70  0.1073  19,2021  0.1134  18,1594  0.1049  19,6415  0.0965  21,3516 
80  0.1084  19,0037  0.1143  18,0196  0.1050  19,6116  0.0934  22,0462 
90  0.1096  18,7956  0.1130  18,2236  0.1052  19,5817  0.0916  22,4891 
100  0.1112  18,5252  0.1107  18,6055  0.1072  19,2164  0.0883  23,3243 
125  0.1173  18,5252  0.1135  18,1466  0.1089  18,9199  0.0848  24,2925 
150  0.1186  17,3752  0.1147  17,9568  0.1103  18,6730  0.0794  25,9577 































10  0.1098  18,7682  0.1095  18,8093  0.1154  17,8571 
20  0.1110  18,5519  0.1113  18,5119  0.1138  18,1083 
30  0.1115  18,4720  0.1114  18,4986  0.1130  18,2236 
40  0.1122  18,3535  0.1120  18,3929  0.1125  18,3144 
50  0.1120  18,3929  0.1121  18,3797  0.1130  18,2365 
60  0.1126  18,3014  0.1127  18,2754  0.1136  18,1338 
70  0.1130  18,2236  0.1129  18,2495  0.1141  18,0575 
80  0.1137  18,1210  0.1132  18,1979  0.1148  17,9443 
90  0.1146  17,9818  0.1136  18,1338  0.1148  17,9443 
100  0.1153  17,8695  0.1143  18,0196  0.1161  17,7464 
125  0.1149  17,9318  0.1158  17,7831  0.1172  17,5768 
150  0.1169  17,6249  0.1168  17,6370  0.1196  17,2241 
200  0.1173  17,5648  0.1170  17,6008  0.1209  17,0417 
Average Pulse 
Wave Velocity  18,1659  18,1915  17,8776 
For values recorded in the tables can conclude that the algorithms that have more 
consistent  results  are  those  of  the  cross  correlation.  The  value  of  the  velocity 
determinate is approximately 18.2 m / s, equal to what had previously been determined 
for conditions of equal pressure, but by other method. 

























































300  0.1370  15,0321  ­  ­  0.1032  19,9612  0.0581  35,4683 
400  0.1654  12,4516  0.1344  15,3274  0.1085  18,9897  0.0337  61,1639 
500  0.1632  12,6225  0.1053  19,5669  0.1062  19,4047  ­  ­ 
300  0.1370  15,0321  ­  ­  0.1032  19,9612  0.0581  35,4683 




























300  0.1191  17,2935  0.1198  17,2011  0.1153  17,8695 
400  0.1270  16,2154  0.1252  16,4537  0.1104  18,6594 
500  0.1082  19,0459  0.1118  18,4192  0.1396  14,7564 
600  0.0948  21,7300  0.0948  21,7300  0.1538  13,3975 
700  0.0486  42,4217  0.0486  42,4217  0.2158  9,5441 
Analyzing  the  results  obtained  in  the  last  two  tables  it  is  obvious  that  the 
algorithms developed can not be applied  to  large pulse widths,  for  the  reasons  set out 
above. 
The  following  graphs  show  the  changes  in  the  value  of  PWV  calculated  by 
different methods for different pulse widths. 









































































(V)  PTT (s)  Pulse wave velocity (m/s)  PTT (s)  Pulse wave velocity (m/s) 
0,57  0.1296  15,8951  0.1378  14,9449 
0,63  0.1161  17,7464  0.1168  17,6370 
0,68  0.1123  18,3405  0.1122  18,3535 
0,72  0.1110  18,5652  0.1114  18,4853 
0,77  0.1110  18,5652  0.1103  18,6730 
0,83  0.1114  18,4986  0.1110  18,5519 
0,89  0.1122  18,3535  0.1116  18,4588 
0,95  0.1130  18,2365  0.1130  18,2236 
1,00  0.1139  18,0829  0.1154  17,8571 
1,06  0.1153  17,8695  0.1158  17,7831 









































It  is  clear  that  compliance,  is  indirectly  related  to  and  PWV.  However,  once 
vessel  geometry  is  changed  by  vasodilation,  the  relationships  among  these  variables 
change, because the arterial wall  is essentially  incompressible.  [35] The compliance can 
be calculated from PWV and blood density (ρ) for the expression: [36] 
( )  2 1 - × =  PWV C r  (5) 
Figure 45 ­ Theoretical curve of compliance versus pulse wave velocity (PWV) at 95 mm Hg 
pressure. [35] 
For the above graph (figure 45) can see that for very large values of PWV have 







Depending  on  the  algorithm  and  on  the  sensor  under  test,  two  different 
configurations have been implemented and tested: a fast, short stroke one driven by an 
electronic  switcher,  for  determining  impulse  responses,  by  the  impulse  of Dirac;  the 
second  is  a  long  stroke  configuration,  driven  by  a  high­voltage  linear  amplifier 
dedicated to generating arbitrary pressure waveforms. [34] 
The  second  test  bench  was  allowed  to  explore  other  types  of  signals,  better 
understand  the  phenomena  of  propagation  of  pressure  waves,  develop  algorithms  to 
calculate  the  PWV  and  study  the  change  of  velocity  according  to  the  changes  of 
pressure DC.




The  sensors  developed  for  the  assessment  of  hemodynamic  parameters  are  all 
piezoelectric.  With  different  characteristics  which  confer  in  practical  terms  different 
potential.  In  this  chapter,  it  is  discussed  the methods  used  to  characterize  the  sensors 
and the contribution of each probe for the evaluation of hemodynamic parameters. 
5.1 ­ Sensors developed 
Three  types  of  sensors  were  developed,  differential  simple  probe,  integrative 
simple  probe  and  double  probe.  The  differential  simple  probe  consists  of  a  single 
piezoelectric  sensor  which  captures  the  signal  differentiates  it  (the  piezo  effect)  and 
amplification  it.  This  type  of  probe  can,  through  methods  that  will  be  discussed  to 
reproduce the original wave of pressure and assess to hemodynamic parameters as  the 
index of augmentation. 
In the study of  literature tried  integrating a probe allowed us to  see directly the 
pressure wave. This probe was integrated electronically, which eliminates the effect that 
the differentiation piezoelectric sensor. 
The  double  probe  is  composed  of  two  electrically  independent  piezoelectric 
sensors,  and with  local  amplification  and  separated  by  a  constant  distance.  The  great 
aim of this probe is the determination of pulse wave velocity. 
5.2 – Methods 
5.2.1 – Deconvolution 
The  piezoelectric  sensors  can  be  modelled  by  a  simple  RC  circuit,  which 
differentiates  the signal. Consequently,  it  is possible  to get  the original  signal,  though 
the  integration  of  the  signal  or  through  the Deconvolution.  For  the  sensors  described 
before the method of Deconvolution is more precise. [14] 
The Deconvolution allows knowing the signal  input  the sensor from the output 
signal  and  the  impulse  response  of  the  sensor.  The  theorem  of  convolution  can  be 
represented by the following expression: 
( ) ( ) ( ) t h t x t y * =  (6) 
Where y (t) is the output of the sensor which is the result of convolution of the 
input signal x (t) with the impulse response of the sensor h (t) (figure 46). The theorem 
says  that  the  Fourier  transform  of  the  convolution  of  two  functions  is  equal  to  the 
product of their individual Fourier transforms.
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response  of  the  sensors.  An  impulse  response  refers  to  the  reaction  of  any  dynamic 
system  in  response  to  some external change,  as a Dirac  like  impulse generated by  the 
actuator. In the digital domain, the use of a simple Dirac δ is the best way to extract the 
transfer  function of a  system. Problems begin when try  to pass  from  the digital  to  the 
analogue domain:  it’s very difficult  (in reality)  to generate a Dirac δ from any kind of 
sensor. For this reason, various techniques  for the extraction of the characteristic of an 
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Figure 47 – Linear sweep generated by the actuator. 
The  impulse  response of  sensor  is  obtained  by  playing  linear  sine  sweeps,  the 
actuator reproduces it in the sensor piezoelectric and the response is recorded. From the 
linear sweeps an impulse response is calculated (figure 48). 
Figure 48 – The process of obtaining the IR of each sensor ­ diagram block. 
The spectrum (fast Fourier transform (FFT)) of the signal of piezoelectric sensor 
is  compared  to  a  reference  spectrum  of  the  sweep.  The  relation  between  the  sensor 
signal  and  the  reference  signal  reveals  the  frequency  response  of  the  sensor.  This 












A  programmable  pulse  generator  (Agilent©) was  used  to  generated  the  sweep 
and  trigger  the  power  switcher  action. The Agilent  had  a  connection with  acquisition 
box, for the synchronism and other for the acquisition the sweep signal. To acquire IR 
data, the PZ actuator was hold against  the centre of  the PZ sensor, both  standing on a 
table, and the experimental assembly schematized figure 49 was set up. 
The  PZ  probe  signal  follows  the  normal  procedures:  it  is  logged  with  the 
software tool provided by the NI USB 6210© and processed using MatLab® routines. 
Figure 49 – Scheme of the experimental assembly for the IR acquisition.
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For each piezoelectric  sensor of  the double probe  it was necessary  to calculate 
the  IR,  since  there  were  small  variations  in  crystal  piezoelectric  that  could  originate 
differences in impulse responses.





linear  sweeps.  For  each  sensor, were made  linear  sweeps  as  shown  in  figure  50,  and 
following the method of processing the signal mentioned above so that it could get the 
IR of each sensor PZ. 




















Thus,  in  our  test  bench  II,  were  generated  by  the  actuator  different  forms  of 
pressure wave  that  our  sensor  detects  and  verify  that  they  correspond  to  the wave  of 
pressure generated in the tube. 



















The main  issue  is  to demonstrate the capability of precisely recovering the true 




Can  use  the  same  method  to  obtain  the  wave  of  pressure  in  carotid  human, 
signals obtained from the sensor and PZ are deconvolved with the IR of sensor and find 
the original waveform of pressure (figure 52). 



















As  have  seen,  the  piezo  is  differentiating  by  nature,  hence  requiring  that  the 
signal has to be submitted to pre­processing, i.e., must be deconvolved. However, in the 
literature,  applications  of  piezoelectric  to  obtain  the  pressure  wave,  whose  electronic 
configuration,  being  inclusive  allowed  the  signal  to  the  sensor  output  signal  is  the 
original  pressure.  In  signal  conditioning  electronics  for  pulse  sensor,  the  signals  are 
initially passed  through CA3140 operational amplifiers whose high  input  resistance  in 



















the  components  were  choosen  for  this  probe  to  allow  the  acquisition  of  the  original 
signal without having had to resort to algorithms for data processing.




for  sensor,  the same way. Following  the  full procedure described above, determinated 
that the IR sensor so that can characterize its nature. 
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5.4.3 – Signals of sensor 
In  test  bench  II  generating  triangular  waves,  placing  the  sensor  in  different 




























Figure 54 – Triangular wave with 1s width, acquired by integrative simple probe. 
a) Sensor in position 16cm of tube. 
b) Sensor in position 60cm of tube. 











Figure 55 ­ Triangular wave with 1s width, acquired by integrative simple probe placed in 16cm of tube. 
The figures demonstrated that the signals directly from the probe don’t need to 
be  deconvolved. However  this  only happens  for certain  pulse width.  For  how  can we 
check to 500ms from the wave shows a distorted way. This limitation is inherent in the 
time  constant  of  the  probe,  and  the  values  of  the  components  that were  placed were 
then changed to that given in electronic integration constant was equal to the constant of 
differential  for  the  piezoelectric  sensor.  For  that,  we  replaced  the  capacitor  in  the 
negative feedback of the amplifier, by a 150ηF, which made the constant of integration 
and differentiation equal.
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For this  new probe was calculated  the  IR, exactly  the same  trial. And  the  tube 
signals were acquired with this sensor and implemented the deconvolution for different 
types of wave. 















































a)  Triangular wave of 1.5 s width. b) Cardiac­like wave of 1.5 s width. 








The  probe  consists  of  two  electrically  independent  piezoelectric  sensors,  and 
with  amplification.  For  each  of  the  piezoelectric  sensor  of  the  double  probe  was 
calculated  the  IR,  since  there  are  small  variations  in  crystal  piezoelectric  that  could 
originate differences in impulse responses. 








Impulse Res ponse for the p iezoelec tric 1 
IR 
Figure 58 – IR for piezoelectric 1 sensor for one sweep 10mHz until 1kHz. 








Impuls e Res ponse for the  piez oelectric 2 
IR 
Figure 59 – IR for piezoelectric 2 sensor for one sweep 10mHz until 1kHz.
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5.5.2 – Signals of sensor 
We  can  use  the  deconvolution  method  for  to  obtain  the  wave  of  pressure  in 
carotid  human,  signals obtained  from the  sensor and PZ double  are deconvolved with 
the IR of each sensor and find the original waveform of pressure. 
a) 
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The graphs  show how  you  can  obtain  the waveform of  pressure  in  the  human 







convolution  (figure 61). From a triangular wave,  for example, with  several changes  in 
the upward phase and downward phase, we made a convolution with the experimentally 
obtained  IR  sensor  for  the  differential  simple  probe.  All  this  was  done  in  Matlab. 




Methodologies for Hemodynamic Parameters Assessment  Chapter 5 Characterization of the probes 
62 
Convolution of a triangular wave with the IR obtained for the differential simple 
probe  (figure  50)  would  be  expected  that  the  result  was  a  signal  identical  to  that  of 
piezoelectric sensors. 
a) 














































The  result  shows  that  there  is  a  change  from  baseline  of  the  signal,  an  abrupt 
change.  However,  our  triangular  waves  are  not  simple,  but  with  a  series  of  changes 
caused by the superposition of reflected waves, so generate such a wave and see what 
the result of convolution (figure 63).
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tube,  found  that  the  changes  are  different  from  the  ascending  phase of  the  downward 
phase we generate a triangular wave with this kind of characteristics, such as that shown 
in Figure 64. 































Figure 64 ­ The triangular wave with different kinds of inflexions, and signal obtained by convolution.
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with  the  result  in  the  convolved  signal.  The  changes  generated  in  the  initial  wave 
triangular  cause  different  changes  in  the  signal  resulting  from  the  convolution. 
Comparing these results obtained by Deconvolution can return again to see the signs of 
the piezoelectric sensors and deconvolved signals. 





















In Figure 66  the circles  in green, mark  the points of  inflection of deconvolved 
signal and the respective signal variations of PZ which prompted it.
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Comparing  the  results  of  Figure  66 with  those  obtained  in  Figure  64, we  can 




Developed  and  characterized  the  probes  proved  to  be  able  to  reconstruct  the 
wave of pressure detected at  the entrance  to the sensor,  and thus access  to the carotid 









This  chapter  is  devoted  to  the  process  of  characterization  of  the  double  probe 
and  to  its  temporal  resolution  determination.  Focus  to  the  algorithms  developed  for 
determination of  the pulse transit  time,  to obtain  the velocity of wave pulse and prove 
the temporal resolution for this measurement. 
6.1 – Pulse Wave Velocity Determination – The Double Probe 
The  stiffening  of  the  aorta  and  large  elastic  arteries  is  a  biophysical 
manifestation of vascular aging with important prognostic implications. It is elevated in 
conditions  such  as  renal  failure,  diabetes,  and  hypertension,  and  in  each  of  these 
conditions,  it  is  predictive  of  subsequent  cardiovascular  events.  It  is  recommended  as 
one of  the best methods  for measuring stiffness and  is  the measure used  in most  large 
clinical  studies. [46]  [47]  The  measurement  of  PWV  is  generally  accepted  as  the  most 
simple, non­invasive, robust, and reproducible method to determine arterial stiffness. 
Many different pulse waves have been used to assess pulse wave velocity, such 
as  pressure  waves,  distension  waves  or  flow  waves.  The  most  often  used  signal  is 
pressure wave, although this choice may not be the best as it implies the application of a 
pressure  transducer  on  the  artery  of  interest,  and  inadequate  application may  result  in 
distorted waves. Multiple methods to measure local PWV have been explored, including 
wave intensity analysis [43] , the flow/area method [44] , the gradient method [45] , waveform 




predefined part of  the pulse wave, such as the  foot, at these 2 points  is obtained either 
by  simultaneous  measurement  (as  in  the  Complior  device),  or  recorded  sequentially 
using  a  single  probe  and  the  carotid­femoral  PTT determined with  reference  to  the R 
wave of  the ECG signal (as  in the SphygmoCor device). The distance travelled by the 
pulse  wave  is  measured  over  the  body  surface  and  PWV  is  then  calculated  as 
distance/time  (m/s).  However,  distance  should  be  measured  precisely  because  small 
inaccuracies  may  influence  the  absolute  value  of  PWV.  The  shorter  the  distance 
between  two  recordings  sites,  the  greater  the  absolute  error  in  determining  the  transit 
time.  Some  limitations  should  be underlined. The  femoral pressure waveform may  be 
difficult to record accurately in patients with metabolic syndrome, obesity, diabetes, and 
peripheral  artery  disease,  and  it  tends  to  become  more  tortuous  with  age,  potentially 
leading to an underestimation of PWV. 
The method of determining PTT from waveform decomposition of central aortic 
pressure  use  a  single  pulse  measurement.  Aortic  pressure  was  estimated  from  a 





The  studies  developed  by Westerhof et  al  [51]  concluded  that when  the  time of 
return  of  the  reflected wave,  is  used  to  calculate  PWV,  inaccurate  data  are  obtained. 
With  aging  PWV  increases  but  transit  time  hardly  decreases,  suggesting  that  the 
reflection  site  moves  toward  the  periphery.  So,  hypothesized  that  the  forward  and 
reflected waves  in  the distal aorta are not  in phase,  leading  to an undefined  reflection 
site. 
The  main  advantage  of  Double  Probe  is  be  able  to  determine  the  pulse  wave 
velocity, based on the basic expression of velocity calculation. The distance between the 





This  probe  will  allow  a  local  characterization  of  the  circulatory  system  and 
probably more rigorous measurement of PWV. 
The double  probe,  by  its mechanical  configuration  is  a  sensor  easy  to operate, 
and can be placed on a leash,  in such a way that  it doesn’t required the presence of an 
operator  to  collect  data  on  carotid.  There  are  two  reasons  that  carotid  PWV  is  the 
preferred measurement. The  first  is  anatomic,  the  vessels whose organs  are  particular 
targets of  hypertension all  are  connected  to  the  carotid. The  second  reason  is  that  the 
carotid stiffness is more predictive of CVD deaths compared with PWV measured in the 
brachial  or  femoral.  The  change  in  PWV  in  the  carotid  from  aging  and  various 
comorbidities is greater than the change in PWV in muscular artery circuits such as the 
brachial or  the  femorotibial. The  robustness of PWV measures  in  the carotid makes  it 
the most informative vessel for cardiovascular outcomes prediction. 
The first step to take was the characterization of the double probe sensors. It was 







resolution,  in  order  to measure  the  pulse wave  velocity. We  began  by  examining  the 
reproducibility of the obtained IR and made a study of the crosstalk between PZ sensors. 
After  these  results  it  will  be  necessary  to  develop  algorithms  capable  of  proving  the 
temporal resolution. 
For  each  piezoelectric  sensor  of  the  double  probe  it  was  calculated  the  IR,  since 
there  are  small  variations  in  piezoelectric  crystal  that  could  originate  differences  in 
impulse responses. 
6.2.1 – Study of Reproducibility 
For  the  results  obtained  in  chapter  5,  it  was  studied  the  reproducibility  of  the 
values  so  the  tests were  repeated again at  different  times.  It was  found  that  there  is  a 
great reproducibility in the results as shown by the coincidence of the IR. 
























As  already  mentioned  our  double  probe  consists  of  two  piezoelectric  sensors, 
which are on the same PCB, so it was crucial see if there was crosstalk between sensors. 












By  analysis  of  the  obtained  IR  it  can  be  verify  that  the  sensor  that  is  being 
actuated shows the typical form of the impulse response for a piezoelectric sensor, while 
the  sensor  which  is  free  provides  an  IR  inverse  of  much  less  amplitude.  The 
















is possible to get the original signal, the signal at the input of sensor. 





















Consequently,  can  conclude  that  the  signal  detected  by  one  sensor  does  not 










The previous  studies  showed  that  for  the  free  sensor  the  impulse  response has 
lower  amplitude  and  inverse  shape.  This  response  could  be  caused  by  the  fact  that 
sensors are on the same PCB, and inserted within the same box, above, these structures 
are responsible for transmitting the applied force. The piezoelectric, are associated with 





of  the  actuator  that  generates  sweep  the  sensor with  extra  mass  is  free,  and  the  two 
signals are acquired. The IR obtained for the sensor that has changed is more amplitude 
and  the  same  shape, which  proves  that  the  small  IR which  determinate  for  the  sensor 
free was originated to its inertia mass. 
















































































































































In  this  test  the  double  probe was  placed  in  194cm,  and  generated  a  triangular 
wave  of  a  pulse  width  of  1s.  The  signals  received  by  piezoelectric  sensors  were 
deconvolved and marked on them are time points that correspond to reflections. 
a) 


















































Forms of  the wave detected by  two  sensors  can show  that  the  sensor  does  not 





The  great  potential  of  the  double  probe  is  the  possibility  of  having  temporal 
resolution to discriminate two points where the time delay between them is 1ms. Since 
the  velocities  within  the  tube  of  the model  are  in  the  order  of  20m  /  s,  and  the  two 
piezoelectric sensors are to 2cm apart, the time difference between signals detected will 
be  1ms.  All  studies  were  done  at  a  sample  rate  12.5  KSpss,  so  this  time  difference 
corresponds to 12.5 samples of difference between the waves of pressure detected. 
To achieve this difference it was implemented several algorithms. We began by 




determination  is  usually  the  foot. The  three  algorithms  that  are  used  to  identified  the 


















having  a  low  relationship  signal ­  noise  ratio  (SNR),  such  as  undo, we  seek  is  of  the 
order  of  millisecond,  this  information  may  be  being  hidden  by  the  noise,  so  that  all 
results could be mortgaged for that. To address this limitation we decided that instead of 
studying only one signal it  should be necessary examine a range of signals, so that we 
could  exclude  the  effect  of  noise.  It  were  done  new  tests  on  the  bench  system  that 
consisted  the  generation  of a  burst  of Gaussian  signals with  a  number  of  points  from 
each Gaussian by the actuator generated. 













algorithm  of  cross  correlation.  The  signals  were  acquired  without  the  trigger  with  a 
series of points without interest before and after the signal. 
Thus,  the  algorithm  begins  by  determining  the  first  point  by  means  of  a 
threshold,  in  this  case  of  0.0001  (figure  81a).  For  the  signal  of  the  actuator  it  is 


































Figure 82 – Signal of the actuator with the points that mark the limits of analysis of the pulses. 



















Figure 83 – The actuator signal convolved and the response of the PZ sensors. 




































For  the  PZ  signal  2  it  was  followed  the  same  procedure,  and  the  results  are 
available on the following chart. 


















of  the  correlation,  and  it  is  determined  the  difference  between  each  of  the maximum 
correlation of PZ 1 and the maximum of the correlation of PZ 2 and the same  is done 


















300  15  12.0769  9.6612e­04  12.9231  0.00103384  20.7006  19.3452 
400  15  12  9.6001e­04  12.3846  9.6001e­04  20.8333  20.5098 
500  10  14.1250  0.00113000  13.5000  0.001080  17.6991  18.5185 
600  15  13.7692  0.00110153  13.4615  0.00107692  18.1564  18.5714 
700  10  14.3750  0.00115000  12.3750  9.9000e­04  17.3913  20.2020 
800  10  16.1250  0.00129000  14.8750  0.00119000  15.5039  16.8067 
The results show that our probe can discriminate two points removed from 1ms, 














The built  test  bench  reproduce  quite well  the  conditions  of  an  artery,  allowing 
the characterization of our sensors and studies on the wave phenomena and enabling the 
comprehensionof  the  propagation  and  reflection  of pressure waves.  The  two  pressure 
sensors placed at the ends of the tube allowed us to have a method of determination of 
PWV which serves as a comparison to the values determined by piezoelectric sensors. 
The  algorithm  of  cross  correlation  was  shown  to  be  the  best  method  for  the 
determination of PWV, but only valid for small values of pulse width. 
The  developed  piezo  sensors  allow  the  assessment  of  the  pressure  wave  of 
human  carotid  as  well  as  the  wave  of  pressure  generated  by  our  test  bench.  The 
Deconvolution algorithm proved to be a robust for this type of sensors. 
The  technique  of  obtaining  the  impulse  response  of  a  sensor  using  the  sweep 
signal  generated by  the  actuator was  very  reliable  and  relatively  simple  to  implement 
experimentally. 
It was proved, that there is no crosstalk between the two piezoelectric sensors of 
the  probe  double,  i.e.,  the  signals  received  by  sensors  do  not  interfere  each  other. 
Conventional methods  of  calculating  the PTT  through  a  remarkable  point,  usually  the 
foot  of  the  wave,  were  not  successful.  The  algorithm  implemented  to  calculate  the 














The  double  probe  is  experimentally  difficult,  were  acquired many  data  series, 
however,  would  need  a  large  database,  with  burst  of  pulses  so  that  they  could  draw 
conclusions more consistent. 
The  calculation  of PTT by  the  phase  spectrum  needs  to  be  explored,  since  the 
spectrum of phase contains the wanted temporal information we want. 
In what concerns to the carotid signals taken in the human carotid, we have the 
problem of  baseline  for  all  sensors, which  need  to  be  solved,  for  example,  creating  a 
hybrid probe, with accelerometers. 
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Appendix – Electronic Circuits Schematics
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Figure 87 – Signal conditioning box: Electronic Circuit Schematic 1.
91 
Figure 88 – Signal conditioning box: Electronic Circuit Schematic 2. 
Figure 89 – Simple Probe: Electronic Circuit Schematic.
92 
Figure 90 – Double Probe: Electronic Circuit Schematic.
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